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Resumen y Abstract VII 
 
Resumen 
Se desarrolla un modelo numérico para la comparación del estado de esfuerzos en la 
articulación coxofemoral en amputados transfemorales. Su enfoque está en comparar la 
pierna sana y la amputada durante la fase de bipedestación. Para la ejecución, se 
reconstruyen las geometrías de los huesos involucrados a partir de tomografía axial, 
mientras que los cartílagos fueron creados con base en las respectivas superficies 
articulares. Con base en la literatura se definen las propiedades mecánicas para cada uno 
de los componentes del modelo, considerando especialmente la de los cartílagos; y 
finalmente se aplican las condiciones de borde necesarias para realizar las simulaciones 
deseadas en cada una de las piernas. Los resultados muestran distribuciones de esfuerzo 
y valores máximos diferentes para los modelos amputados y sanos.  
 




A numerical model for the comparison of the hip joint stresses on transfemoral amputees 
is developed. It focuses on comparing the sound leg and the amputated one during the 
static standing position. For the implementation, the bone geometries are reconstructed 
from tomography, while cartilages were created from their respective articular surfaces. 
The mechanical properties for each model components are defined based on literature, 
taking especial consideration to the cartilage. Finally, the necessary boundary conditions 
are applied, and each one of the simulations are performed to each leg. The results show 
different stress distributions and peak values for amputated and healthy models. 
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La amputación es un procedimiento quirúrgico por el cual una extremidad del cuerpo es 
removida como resultado de algún tipo de enfermedad o lesión. Una forma de mejorar la 
calidad de vida de las personas que han sufrido una amputación, es a través del uso de 
prótesis ortopédicas, éstas remplazan la extremidad perdida y proporcionan a la persona 
afectada no sólo la posibilidad de recuperar la movilidad del miembro faltante sino también 
su reintegración a la sociedad [1] [2]. 
 
Mundialmente las causas de amputación transfemoral se deben principalmente a: 
enfermedades vasculares, infecciones, deformidades y parálisis, malformaciones 
congénitas y traumatismos [3]. En Colombia una de las causas adicionales de amputación 
son las minas antipersonales, según [4] entre 1990 y abril de 2014 hubo 10721 víctimas, 
de éstas el 39% fueron civiles y el 61% militares, sin embargo la Asociación Colombiana 
de diabetes asegura que esta enfermedad es la principal causa de amputación de 
extremidades inferiores en Colombia. 
 
Las prótesis ortopédicas son altamente utilizadas para reemplazar la extremidad faltante, 
sin embargo las consecuencias debidas a su uso pueden igualmente afectar al usuario de 
diferentes maneras. Como ejemplo se conoce que el uso de exoprótesis y endoprótesis 
modifica la distribución de esfuerzos en los tejidos que se encuentran alrededor y 
vinculados con la prótesis [2] [5] [6], también se han estudiado los efectos de las la prótesis 
a través de estudios de esfuerzos sobre el tejido blando [7] [8] [9] [10] [11]. Adicionalmente, 
existen publicaciones enfocadas en la marcha [12] [13] [14] [15] [16], diseño de sockets 
[17] y gasto energético [18] [19]. 
 
En este estudio se desarrollaron modelos numéricos para simular el contacto en la 
articulación coxofemoral en amputados transfemorales unilaterales usuarios de 
exoprótesis. Para el desarrollo del modelo se hace necesario realizar simplificaciones que 
permitan reducir los tiempos de procesamiento numérico, pero que igualmente representen 
2 Introducción 
 
correctamente la idea de estudio planteada. La geometría, condiciones de borde y 
propiedades de los componentes del modelo, son los factores fundamentales en la 
implementación de éste. Es así que se propone encontrar el método de reconstrucción 
adecuado para la geometría, especialmente para los cartílagos, y determinar a través de 
la revisión bibliográfica las propiedades y condiciones de borde que mejor se adapten al 
modelo planteado. Para obtener este resultado, se han planteado los siguientes objetivos: 
 
OBJETIVO GENERAL 
Evaluar la distribución de esfuerzos en los cartílagos de la articulación coxofemoral de un 
amputado transfemoral unilateral usuario de exoprótesis. 
 
OBJETIVOS ESPECÍFICOS 
 Obtener la geometría representativa de huesos y cartílagos a partir de CT.  
 Definir las propiedades mecánicas y condiciones de borde necesarias para desarrollar 
el modelo numérico. 
 Desarrollar un modelo numérico mediante MEF que permita establecer el estado de 




1. Revisión Bibliográfica 
1.1 Marco Teórico 
1.1.1 Descripción anatómica 
 Articulación de la cadera o coxofemoral 
La articulación coxofemoral es una articulación multiaxial sinovial que conecta las 
extremidades inferiores del tronco [20]. Está conformada por la parte proximal del fémur y 
el acetábulo de la cadera, como se muestra en la Figura 1-1. 
 
Figura 1-1: Articulación coxofemoral [21]. 
 
 Fémur 
El fémur es el hueso más largo y pesado del cuerpo, consta de un cuerpo y dos extremos, 
proximal y distal tal como se muestra en la Figura 1-2. En el extremo proximal se puede 
encontrar la cabeza, la cual constituye dos tercios de una esfera y está recubierta por 
cartílago articular en toda su área, exceptuando en la fosa medial del fémur por la cual 
pasa el ligamento redondo. El cuello del fémur une la cabeza con el cuerpo. Los cóndilos 
medial y lateral forman casi todo el extremo distal del fémur, estos se articulan con los 
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meniscos y los cóndilos de la tibia para formar la articulación de la rodilla. En posición 
anatómica los cóndilos se encuentran al mismo nivel horizontal [22]. 
 
Figura 1-2: Fémur [23].  
 
 Hueso coxal 
El hueso coxal definitivo es el hueso grande y plano de la pelvis que está formado por la 
fusión del ilion, isquion y pubis, estos tres huesos contribuyen a la formación del acetábulo, 
Figura 1-3. El acetábulo es la cavidad que se encuentra sobre la cavidad lateral del hueso 
coxal, ésta se articula con la cabeza del fémur para formar la articulación coxofemoral. El 
borde inferior del acetábulo está incompleto en la escotadura acetabular, la depresión 
rugosa en el suelo del acetábulo que se extiende superiormente desde la escotadura es la 
fosa acetabular y la superficie articular que recoge la cadera del fémur es la cara semilunar 
del acetábulo [22], la cual se encuentra cubierta de cartílago hialino [24]. 
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Figura 1-3: Hueso coxal [25]. 
 
1.1.2 Cartílago articular 
El cartílago articular hialino se encuentra ubicado en los extremos articulares de las 
articulaciones sinoviales, es un tejido altamente especializado para soportar altas cargas. 
Fisiológicamente es un tejido aislado, falto de vasos sanguíneos, canales linfáticos y 
enervaciones neurológicas [26]. Su función principal es minimizar los esfuerzos de 
contacto y contribuir al mecanismo de lubricación en la articulación. 
 
El cartílago está compuesto de condrocitos, fibras de colágeno tipo II y la matriz 
extracelular (MEC), la cual contiene ácido hialurónico, proteoglicanos (PGs) y un 
abundante contenido en agua (70 – 80% del peso) [27]. En el cartílago se pueden 
diferenciar las siguientes capas para determinar la disposición de condrocitos -superficial, 
transicional, profunda y calcificada-  Figura 1-4 y de colágeno a lo largo de la profundidad 
del cartílago, Figura 1-5. Los condrocitos sintetizan el colágeno y PGs, los cuales 
interactúan conformando la MEC del cartílago.  
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Figura 1-4: Capas del cartílago articular [28]. 
 
a. Capa superficial (40 µm). Pocos PGs, elevada concentración de fibras de colágeno 
distribuidas perpendicularmente entre sí y paralelas a la superficie.  
b. Capa intermedia (500 µm). Elevada actividad metabólica. Mayor presencia de PGs y 
menos colágeno, dispuesto oblicuamente y al azar, los condrocitos presentes son más 
redondeados. 
c. Capa profunda (1000 µm). Rica en PGs y fibras de colágeno que se distribuyen 
radialmente formando arcos. Células redondeadas formando columnas. 
d. Capa calcificada (300 µm). No presenta PGs, el colágeno está dispuesto radialmente. 
Es la capa de anclaje del cartílago al hueso.  
 
El colágeno en el cartílago articular tiene un alto nivel de organización estructural que 
proporciona una estructura fibrosa, con gran resistencia a la tensión, no se distribuye 
homogéneamente a lo largo del tejido, con representación del 10 – 20% del espesor total 
en la zona superficial, 40 – 60% del espesor total en la zona media y el 30% en la zona 
profunda (Figura 1-5), las fibras de colágeno de la última zona cruzan la zona de barrera 
entre el cartílago articular y el calcificado, para crear un sistema de entrelazado en el 
cartílago calcificado que ancla el cartílago al hueso subyacente [26].  
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Figura 1-5: Distribución de las fibras de colágeno en el cartílago [26]. 
 
Los proteoglicanos se componen de glicosaminoglicanos (GAG), igual que el colágeno no 
se distribuye homogéneamente a lo largo de la matriz, teniendo una concentración máxima 
en la zona media y mínima en las zonas superficial y profunda. Presentan una gran 
capacidad para retener agua, lo que le permite al cartílago la resistencia a compresión, y 
son los responsables de su estructura “porosa”. 
1.1.3 Amputación 
La amputación es la remoción o resección total o parcial de una extremidad seccionada a 
través de uno o más huesos en forma perpendicular al eje longitudinal del miembro [29]. 
Dependiendo de la forma como se realiza, puede clasificarse como: 
 
 Amputación Primaria o Traumática: Aquélla producida por un agente traumático. 
 Amputación Secundaria o Quirúrgica: Realizada de forma electiva o programada para 
ser ejecutada por medio de un acto quirúrgico. 
 
Los niveles de amputación se consideran dividiendo en tercios los segmentos bien sea del 
brazo, antebrazo, muslo, pierna o las articulaciones cercanas [29]. Para determinar este 
nivel se debe incluir la capacidad del paciente para someterse a una rehabilitación 
satisfactoria, además de factores como gravedad en el patrón de enfermedad vascular, 
grado de pérdida de tejido y viabilidad de los tejidos en las cercanías de los colgajos [30]. 
Específicamente, la amputación transfemoral es cualquier amputación a partir de la 
desarticulación de la rodilla, hasta cinco centímetros por debajo de la ingle [31]. Después 
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de la amputación, el segmento de miembro comprendido entre el lugar de amputación y la 
articulación más próxima, cualquiera sea su tamaño, es llamado muñón o miembro residual 
[32]. 
 
Un remplazo artificial para un segmento o toda una extremidad perdida es llamado prótesis 
[31], el socket o encaje corresponde a la parte de la prótesis a la cual se conectan los 
componentes protésicos, se ajusta al muñón y lo envuelve [33], como se ve en la Figura 
1-6.  
 
Figura 1-6: Elementos principales de la prótesis. 
 
1.2 Estado del arte 
1.2.1 Modelos numéricos para el análisis de la articulación 
coxofemoral 
En los últimos años se ha estudiado el sistema cadera-fémur frente a diferentes cargas, 
movimientos, geometrías y propiedades, con el objetivo de representar correctamente el 
sistema y obtener un conocimiento más certero de ciertas patologías ya existentes 
[34][35][36][37][38]. 
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Algunos de los principales modelos numéricos realizados, se han enfocado en el diseño y 
elección de materiales [39][40][41] de las prótesis de cadera, y el efecto de éstas sobre 
tejidos adyacentes como el hueso cortical [42].  
 
En 1984 se utilizó el método de los elementos finitos (EF) en dos dimensiones para estudiar 
el fenómeno de la distribución de esfuerzos en una cadera adulta a partir de la variación 
de propiedades en la cabeza femoral, encontrando que los esfuerzos de contacto 
intraarticulares guardaban relación con datos in – vitro previamente hallados en caderas 
normales [43]. Al año siguiente, Rapperport et al. [44] determinaron presiones 
intraarticulares y esfuerzos principales en la articulación para diferentes cargas y 
direcciones; y tres conjuntos de condiciones de frontera. El modelo deformable con una 
aplicación de carga a 20° respecto a la vertical, reportó esfuerzos de compresión cercanos 
a los 10 MPa, en la componente trabecular del hueso iliaco. 
 
Ferguson et al. [45] [46], utilizaron modelos axisimetricos y plain – strain poroelásticos para 
determinar la habilidad del rodete acetabular para sellar las presiones del líquido sinovial 
en la articulación y su incidencia en la deformación del cartílago  e investigaron la influencia 
del rodete en la consolidación en las capas del cartílago de la cadera. Encontrando que el 
rodete podía sellar una capa de fluido presurizado cuando la rigidez de las fibras 
circunferenciales era mayor a 100 MPa y que además, genera resistencia lateral a la 
cabeza femoral dentro del acetábulo, promoviendo la estabilidad de la articulación. 
 
Speirs et al. [47], trabajaron sobre el efecto de diferentes condiciones de frontera aplicadas 
al fémur, encontrando que sólo al aplicar restricciones fisiológicas que incluían todas las 
fuerzas musculares se generaba deflexiones funcionales del fémur, de lo contrario sus 
patrones de tensión se alteraban. Jolivet et al. [48], estudiaron el efecto de los músculos 
sobre la distribución de esfuerzos en el hueso femoral a partir de una malla volumétrica en 
la cual se consideraban las ecuaciones constitutivas para cada músculo y los contactos 
dentro de ella, encontrando que la respuesta mecánica sobre el fémur es altamente 
sensible a la distribución de los tejidos blandos sobre la cadera. Phillips et al. [36], 
presentaron a través de modelos numéricos la comparación entre dos caderas con 
diferentes condiciones de frontera, fijación sólo en las articulaciones sacro iliacas y 
restricción debido a músculos y ligamentos. Observaron diferencias considerables de 
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esfuerzos-deformación en el hueso cortical, y que la inclusión de músculos y ligamentos 
disminuía la concentración de esfuerzos dentro de la corteza. 
 
En 2010 Anderson et al. [38], estudiaron los efectos de las variaciones geométricas en la 
interfaz fémur - cartílago y sus consecuencias en las magnitudes y distribución de 
presiones en la articulación, concluyendo que es necesario el uso de geometría precisa en 
los estudios de contacto. Anderson et al. [37], desarrollaron y validaron un modelo 
numérico para predecir esfuerzos de contacto en caderas cadavericas en tres escenarios: 
caminar, subir y bajar escalas. Las predicciones de presiones máximas fueron 10.78 MPa, 
12.73 MPa y 11.61 MPa para cada uno de los escenarios estudiados, estos resultados al 
igual que las áreas de contacto fueron similares a las halladas a través de láminas 
sensitivas de presión.  
 
Harris et al. [49], seleccionaron pacientes sin historial de dolor o enfermedades en la 
cadera, para predecir esfuerzos de contacto en los mismos tres escenarios que el estudio 
de Anderson et al. [37]; caminar, subir y bajar escalas. Para obtener las geometrías usaron 
tomografía con contraste, adicionalmente durante el escaneo aplicaron tracción sobre la 
pierna para garantizar el llenado de la articulación con el medio y así asegurar la 
visualización de los cartílagos. Para los modelos, utilizaron mallas hexaedrales para el 
cartílago, con propiedades homogéneas, isotrópicas y casi incompresibles (hiperelástico 
Neo-Hooke); para el hueso cortical utilizaron mallas triangulares y le asignaron 
propiedades homogéneas, elástico lineales e isotrópicas. No consideraron fricción entre 
los cartílagos. Los resultados mostraron esfuerzos de contacto no uniformes, con mayor 
variabilidad entre sujetos para la misma actividad que entre actividades para el mismo 
paciente. Los esfuerzos de contacto promedio para todas las actividades fueron de 1 MPa, 
aproximadamente. 
 
Posteriormente, Weißgraeber et al. [50] utilizando un análisis bidimensional mostraron que 
los músculos rotadores laterales de la cadera tienen un efecto significativo en las presiones 
de contacto de la articulación. De los tres casos estudiados: sin activación muscular en los 
rotadores laterales; las cargas activación de la mitad de los rotadores laterales y activación 
muscular completa de los rotadores laterales; se determinó que acción de los rotadores 
maximiza la presión de contacto en la dirección medial y la reduce significativamente en el 
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borde lateral. Abraham et al. [51] desarrollaron para tres actividades (caminar, bajar 
escalas y subir escalas), un modelo de elementos discretos de la articulación de la cadera 
y lo compararon con un modelo similar de elementos finitos. Encontraron que el modelo 
por elementos discretos obtuvo esfuerzos de contacto máximo de 9.8 -13.6 MPa en 
comparación con 3.0 – 3.7 MPa de FEM, pero para cada una de las actividades, las áreas 
de contacto fueron 7.5%, 9.7% y 3.7% menores. Li et al. [52], utilizaron un modelo numérico 
de la cadera incorporando capas bifásicas en el cartílago para simular la respuesta de la 
articulación durante un periodo de carga fisiológico prolongado, encontrando que los 
esfuerzos de contacto y los contornos de presión del fluido en la cabeza femoral y en el 
acetábulo de la cadera eran similares; los esfuerzos de contacto máximo variaban de 2.7 
MPa a 4.1 MPa.  
 
Algunos estudios se han centrado en analizar la articulación para una enfermedad 
específica, como es el caso de Henak et al. [53][54], quienes compararon el contacto 
condrolabral en pacientes con y sin displasia de cadera y predijeron la mecánica del 
contacto en caderas con retroversión acetabular, utilizando para ambos casos modelos 
numéricos específicos para cada uno de los pacientes.  Además de esto [55], ha estudiado 
el efecto de cambios anatómicos como el ángulo de cuello femoral, ángulo de anteversión 
femoral y el ángulo de anteversión acetabular en la distribución de esfuerzos sobre la 
articulación coxofemoral durante una marcha simulada numéricamente. 
1.2.2 Modelos del cartílago 
Sokoloff [56], Hayes et al. [57] y Kempson et al. [58] presentaron los primeros modelos 
analíticos de la deformación del cartílago articular, estos se caracterizaban por ser sólo de 
una fase y no considerar la componente dependiente del tiempo, el cartílago lo 
consideraron como un sólido isotrópico y linealmente elástico. Algunos de los resultados 
fueron el uso de mapas de indentación del cartílago de la cabeza femoral como forma de 
medición de los valores del módulo de fluencia y las ecuaciones para calcular el módulo 
de fluencia en 2 segundos. 
 
Mow et al. [59] presentaron un modelo bifásico lineal, en el cual el cartílago consistía de 
dos fases inmiscibles, una fase sólida compuesta por una matriz de colágeno y PGs y una 
fase fluida (fluido intersticial), ambas fueron consideradas incompresibles. La matriz se 
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asumió homogénea, isotrópica, permeable y elástica lineal; el fluido intersticial se asumió 
no viscoso. Concluyeron que un modelo no lineal bifásico permeable se puede utilizar para 
describir con más exactitud las propiedades reológicas del cartílago articular.  
 
Existen dos modelos constitutivos que describen el mismo comportamiento mecánico del 
cartílago, el primero es el poroelástico, que se refiere a un material al cual se le incorpora 
una fase sólida, el segundo es el bifásico, el cual fue desarrollado específicamente para 
describir tejidos biológicos hidratados [60]. Ambos asumen al cartílago como una 
combinación de una o más fases y consideran la fase sólida y fluida incompresibles o casi 
incompresibles [61]. 
 
El modelo bifásico lineal se ha utilizado para determinar las propiedades mecánicas en 
compresión confinada [62][63], compresión no confinada [62][63][64] e indentación [65][66] 
en el cartílago normal y osteoartrítico. El modelo bifásico no considera la anisotropía debido 
a la red de colágeno, la viscoelásticidad de la matriz sólida y el comportamiento debido a 
la  tumefacción [67]. 
 
Los siguientes modelos incluyeron la anisotropía del cartílago; Cohen et al. [68] y Bursác 
et al. [62] se enfocaron en modelos ortotrópicos con isotropía transversal, donde las fibras 
de colágenos se alinean en la misma dirección; Soltz y Ateshian [69] desarrollaron un 
modelo que consideraba la no linealidad tensión-compresión del cartílago. El modelo de 
fibras reforzadas también consideró la no linealidad, los estudios de Soulhat et al. [70] y Li 
et al. [71] [72] han permitido entender la función de la red de colágeno en la respuesta 
temporal del cartílago. Schwartz et al. [73] explicaron mecánicamente la no linealidad a 
tracción y el efecto de la reducción de la rigidez sobre la tumefacción del tejido debido a la 
degradación de la matriz. Los modelos de Wilson et al. [74] [75] [76] permitieron encontrar 
relaciones entre las propiedades compresivas con la profundidad del cartílago, los 
esfuerzos en la red local de colágeno y cambios de composición durante las lesiones y 
adaptación. 
 
El comportamiento viscoelástico del cartílago articular es causado por dos mecanismos, la 
fuerza de arrastre por fricción del flujo a través de la matriz sólida porosa y por la 
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deformación de la matriz sólida en función del tiempo; ambos pueden ser caracterizados 
por el modelo poroviscoelástico de Mak [77]. 
1.2.3 Modelos numéricos en amputados transfemorales 
Los estudios relacionados con la amputación transfemoral pueden enfocarse en diversos 
aspectos como son la marcha [16][12], el dolor [78][79], diseño de prótesis [80] y sockets  
[17], el gasto energético [18][19] entre otros. Revisiones como la desarrollada por Zhang 
et al. [81], sobre los modelos numéricos desarrollados para prótesis de miembros 
inferiores, han beneficiado el uso de estos para el diseño y manufactura de sockets y 
establecer los estados de esfuerzos en la interacción socket-muñón. 
 
Helgason et al. [14], analizaron el riesgo de falla de una endoprótesis femoral durante la 
marcha, inicialmente optimizaron la geometría del implante con respecto a la capacidad de 
soporte de carga en un modelo simplificado compuesto por un eje cilíndrico hueco unido a 
una placa de extremo redondo, después la geometría implementada, fue aplicada en un 
modelo específico para el individuo. Las fuerzas fueron medidas a partir de celdas de carga 
ubicadas en el extremo distal del miembro residual, y aplicadas en el modelo específico en 
tres zonas anatómicas, cabeza femoral, trocanter mayor y menor. Los resultados indican 
un riesgo de falla aproximado del implante, tres veces mayor al esperado en un fémur 
sano. 
 
Newcombe et al. [82], estudiaron la transferencia de esfuerzos de una endoprótesis al 
fémur durante una marcha normal. Realizaron modelos para tres niveles de resección 
ósea; larga, corta y una intermedia entre ambas; cada una con un diseño de implante 
diferente. Aplicaron cargas máximas laterales, axiales y torque axial como diferentes 
condiciones de borde en el modelo. Los resultados mostraron que los esfuerzos mayores 
se encontraron en el extremo distal del hueso y adyacentes al implante para todos los 
casos. Adicionalmente, el diseño de implante utilizado en pacientes con un muñón corto 
se encuentra en contacto con hueso trabecular débil, por lo que se recomienda modificarlo 
para que la transmisión de esfuerzos se realice en el hueso cortical. 
 
Zhang y Mak [83], desarrollaron un modelo bidimensional para determinar la transferencia 
de carga entre el socket y el muñón. Utilizaron para los tres componentes; hueso, tejido 
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blando y socket, propiedades elástico lineales, isotrópicas y homogéneas; e igualmente 
fueron mallados con elementos 2D de 4-nodos. El modelo se desarrolló en dos pasos que 
simulaban la postura y la carga durante el apoyo, además de incluir la condición de 
deslizamiento entre el muñón y el socket, y utilizaba dos coeficientes de fricción. Los 
resultados mostraron que el área de presión máxima se desplazaba distalmente con 
coeficientes de fricción menores. 
 
Lacroix y Ramírez [84], utilizaron un modelo explícito de elementos finitos para simular la 
postura del socket en cinco pacientes. A partir de tomografía axial y escaneo laser, se 
realizó la reconstrucción de los componentes. Las propiedades mecánicas aplicadas para 
el hueso y el socket fueron elásticas lineales, homogéneas e isotrópicas; el muñón se 
definió como un hiperelástico de Mooney-Rivlin. El modelo presentó un nuevo enfoque en 
el que se evita el uso de desplazamientos radiales en los nodos del muñón para resolver 
el overclosure inicial, obteniendo estados de esfuerzo-deformación más confiables.  
 
Zhang et al. [85], construyeron un modelo no lineal para determinar la influencia de la 
transferencia de carga entre el muñón y el socket. El modelo se constituyó de fémur, tejidos 
blandos y socket, a los cuales se les aplicaron propiedades elástico lineales (hueso y 
socket) e hiperelásticas (muñón). Finalmente se aplicaron tres condiciones de carga para 
simular condiciones de apoyo plantar, apoyo medio y elevación del talón al caminar, 
encontrando esfuerzos normales en la superficie inferior del muñón de 80.57KPa, 
52.41KPa y 73.37KPa respectivamente. 
 
Con base en la información descrita anteriormente, es posible afirmar que en el estado 
actual de esta revisión no se ha encontrado con éxito modelos numéricos, basados en el 
MEF,  que involucren la articulación coxofemoral en amputados transfemorales y en 




En el desarrollo de este proyecto, se abordaron diferentes etapas para la realización de 
cada uno de los objetivos específicos. Es importante mencionar que a partir de un proyecto 
anterior perteneciente al grupo de investigación GIBIR, se contaba con una base de datos 
de amputados, en la cual se encuentran tomografías y algunas reconstrucciones 
geométricas para la realización de los modelos numéricos finales. Sin embargo, fue 
necesario desarrollar otros elementos geométricos básicos. 
 
Los pacientes participantes cumplían los siguientes aspectos: amputación transfemoral 
unilateral, uso habitual del sistema protésico, tiempo transcurrido desde la amputación 
superior a un año y sujetos físicamente activos. Para realizar los diferentes procedimientos 
en los participantes, se contaba con los respectivos avales éticos por parte del Instituto 
Neurológico de Antioquía (INDEA) y de la Universidad Nacional de Colombia – Sede 
Medellín. 
2.1 Desarrollo del Modelo Numérico 
2.1.1 Obtención de la geometría 
El modelo numérico desarrollado, plantea una comparación del estado de esfuerzos entre 
la pierna sana y la amputada del paciente, por lo que los elementos que lo componen 
varían según sea el caso. Para la pierna amputada se consideran seis sólidos: cadera, 
cartílagos acetabular y femoral, hueso femoral remanente, tejido blando remanente y 
socket; y en la pierna sana cuatro sólidos: cadera, cartílagos acetabular y femoral y fémur. 
 
Es necesario destacar que las geometrías de hueso femoral remanente, tejido blando 
remanente y socket, no fueron reconstruidas ya que se tenían de un estudio previo 
realizado por Ramírez [7]. Por lo que se describirá la obtención de las geometrías faltantes. 
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 Obtención de huesos (cadera – fémur) 
A partir de una tomografía axial computarizada (TAC) con los siguientes parámetros: 
SIEMENS/Emotion6 Scanner, 112mAs, 130 KV, 512•512 pxl matrix, Pixel size 0.758 mm, 
GantryTilt 0.0 ⁰, slice increment 1 mm, se obtuvieron secciones transversales que 
comprenden desde la parte distal del fémur hasta aproximadamente la mitad de la cadera. 
Utilizando el software libre VTK y las secciones transversales de las tomografías, se 
realizaron reconstrucciones digitales de las caderas y el fémur para obtener geometrías 
como las que se observan en la Figura 2-1. 
 






Es sabido que los huesos están compuestos por hueso esponjoso y hueso cortical, siendo 
el último, el que ofrece las características y propiedades mecánicas necesarias para 
aportar rigidez en un modelo numérico. Adicionalmente, el hueso esponjoso tiene poca 
influencia en los esfuerzos de contacto en la articulación [37], por lo que puede ser 
eliminado del modelo, dejando como único componente el hueso cortical como se muestra 
en la Figura 2-1. Para lograr esto, es necesario reconstruir cada uno de los componentes 
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por separado y utilizar una operación booleana para restar los dos volúmenes, logrando la 
configuración final. 
 Obtención de cartílagos  
El TAC no es la técnica más efectiva para reconstruir tejido cartilaginoso, por lo que la 
geometría de los cartílagos acetabular y femoral, se obtuvo a partir de las respectivas 
superficies articulares. 
 
Como se observa en la Figura 2-2, utilizando la cadera reconstruida previamente se trazó 
una curva representativa del acetábulo, después se eliminó la malla restante obteniendo 
de este modo la superficie del cartílago acetabular, Figura 2-3. De manera similar se 
construyó la superficie del cartílago femoral, en este caso se utilizó un plano ubicado en la 
cabeza femoral para diferenciar la zona articular, Figura 2-4, e igualmente se eliminó la 
malla restante, como se observa en la Figura 2-5. 
 
Figura 2-2: Selección de la superficie acetabular. 
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Figura 2-3: Superficie cartílago acetabular. 
 
Figura 2-4: Plano de selección de la superficie femoral. 
 
 
Figura 2-5: Superficie femoral. 
 
Para crear el sólido, a cada una de las superficies se le generó un espesor de 1 mm, el 
cual se encuentra dentro de los valores reportados por la literatura [86] [87] [88] [89]. Estos 
sólidos (Figura 2-6 a.) mantienen las mismas relaciones de posición de la cadera y el fémur, 
ya que fueron creados a partir de esas geometrías; sin embargo, por esta misma razón es 
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necesario confirmar mediante el ensamble (Figura 2-6 b.), que al generar el espesor de las 
superficies, estas no se traslapen entre ellas para evitar problemas durante el modelo 
numérico.  
 
Figura 2-6: a. Representación geométrica de los cartílagos de la cadera b. Ensamble 





A partir de las superficies de cada cartílago se generó una superficie equidistante a 1 mm 
y de ambas superficies se creó el sólido, el cual fue utilizado para la creación de las mallas. 
Mediante el software libre Salome-Meca, se crearon las mallas compuestas por elementos 
hexaédricos, los cuales por su estabilidad y velocidad de convergencia en comparación 
con los elementos tetraédricos, son mejores para esta geometría. En la Figura 2-7, se 
puede observar el proceso de creación de las mallas. 
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Figura 2-7: Proceso de creación de las mallas hexaédricas. a. Superficie inicial y 




a. b. c. 
 
El proceso descrito anteriormente es igual para el cartílago femoral. Sin embargo, el 
cartílago femoral tiene un agujero por el cual atraviesa el ligamento redondo, alrededor del 
cual se generan elementos tetraédricos durante la creación de la malla realizada por el 
programa. Para evitarlo, se procede a omitir el agujero durante la creación de la malla y, 
después, se genera el agujero eliminando los elementos ubicados en este espacio como 
se observa en la Figura 2-8. A pesar que el agujero no es completamente circular 
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Figura 2-8: Creación del agujero redondo por medio de eliminación de elementos. 
  
2.2 Procedimiento de ensamble 
Partiendo de los modelos numéricos desarrollados por Ramírez [7] y de las referencias 
anatómicas que proporcionó el TAC, se realizó el ensamble del modelo que representa la 
pierna amputada como se observa en la Figura 2-9 a., posicionando el cartílago femoral 
sobre la cabeza femoral, Figura 2-9 b. y la cadera con su respectivo cartílago, Figura 2-9 
c. Para la pierna sana, se utilizaron igualmente las referencias anatómicas del TAC para 
ensamblar cada elemento, como se observa en Figura 2-10. 
 
Figura 2-9: a. Ensamble cadera, cartílagos, hueso, muñón y socket b. Fémur con 
cartílago c. Cadera con cartílago. 
 
  
a. b. c. 
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Figura 2-10: Ensamble cadera, cartílagos y fémur. 
 
2.3 Propiedades mecánicas 
Con la geometría conseguida y ensamblada, se procede a asignarle propiedades 
mecánicas a cada uno de los componentes del modelo numérico. Se debe considerar 
además que en relación con los tejidos vivos, los métodos para determinar sus 
propiedades van en constante desarrollo, y muchas de las propiedades utilizadas 
actualmente asumen simplificaciones en los materiales al considerarlos con 
comportamentos elásticos, lineales e isótropicos [83] [7] [90] [91]. 
 
Para el socket hecho de polipropileno las propiedades mecánicas se encuentran bien 
establecidas, se utilizó un módulo de Young de 1.5 GPa y un coeficiente de Poisson de 0.3 
lo cual corresponde a un comportamiento elástico lineal [85][91] [7]. Los huesos, cadera y 
fémur, se les consideró unicamente la componente cortical como se dijo anteriormente y 
se les asignó un comportamiento elástico lineal isótropico, con un módulo de Young de 15 
GPa y coeficiente de Poisson de 0.3 [92] [7]. 
 
El tejido blando agrupa varios componentes como son piel, grasa, músculo, ligamentos y 
tendones; por lo que las propiedades varian según los autores o referencias que se 
consulten. Para este estudio se le asignó un comportamiento elástico lineal isotrópico con 
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módulo de Young de 250 KPa y un coeficiente de Poisson de 0.475 [93] [7], considerando 
que el comportamiento del conjunto multicapa cutis-hipodermis-músculo determinado por 
Isaza [94] se comporta de igual manera. 
 
Algunos modelos han utilizado materiales hiperelásticos incompresibles como propiedades 
para  los cartílagos [49] [55] [37] [95], existen incluso predicciones computacionales que 
han mostrado resultados de esfuerzos equivalentes entre modelos hiperelásticos 
incompresibles y bifásicos [49]. En este estudio, se asumieron propiedades isotrópicas, 
casi incompresibles con un comportamiento hiperelástico Neo-Hooke como el utilizado por 
Harris et al. [49] con módulo de cizalladura G = 13.6 MPa y un módulo de compresibilidad 
𝐾 = 1359 MPa, en el cual los parametros constitutivos son C10= 6.8 MPa y D1=1.4 x 10-9 
Pa. 
2.4 Condiciones de borde 
Con los componentes del modelo ensamblados y sus respectivas propiedades mecánicas, 
se crean las condiciones de borde, éstas pueden ser fuerzas o desplazamientos y las 
restricciones de movimiento. Para este estudio específico, las restricciones de 
desplazamiento fueron aplicadas en la cadera, el hueso remanente y el socket, 
dependiendo la etapa del modelo. 
 
Para la pierna amputada, las cargas aplicadas al modelo se dividieron en tres etapas, la 
primera simula el procedimiento de postura del socket, la segunda aplica una fuerza que 
representa la condición de carga de bipedestación y la tercera permite el contacto entre 
los cartílagos. Después de la fase de postura del socket, se incluye en el modelo numérico 
una fase de estabilización, en la que sin aplicar ningún estímulo adicional y manteniendo 
el estado de esfuerzos generado en la fase inicial, se permite que los efectos dinámicos 
causados por la postura del socket se atenúen, y el componente de tejidos blandos 
adquieran su posición final antes de continuar con la fase de aplicación de cargas; como 
se vio en Ramírez [7]. 
 
En la pierna sana se realizó una etapa que consiste en la aplicación de una carga 
equivalente a la mitad del peso del individuo, sobre los cóndilos femorales seguido de una 
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fase de estabilización, donde se mantuvo la carga aplicada para estabilizar la energía 
interna del modelo. 
2.4.1 Modelo pierna amputada  
 Postura del socket 
Para simular la acción de postura del socket, se inicia con una condición en la cual éste no 
se encuentre en contacto con los demás componentes del modelo y se elimina parte del 
isquion para evitar contactos entre el muñón y la pelvis como se ve en la Figura 2-11. Se 
aplica un vector de desplazamiento equivalente al recorrido del socket durante la postura, 
con base en los modelos de Ramírez [7]. 
 
Figura 2-11: Posición inicial del modelo. 
 
Para restringir el modelo, se aplica cerca del trocánter menor, específicamente sobre la 
diáfisis, y sobre la cadera, en el pubis y la parte superior, una condición de borde (CB) de 
restricción de los tres grados de libertad asociados al desplazamiento. Después, se aplica 
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el vector de desplazamiento sobre el socket, correspondiente al individuo modelado. En la 
Figura 2-12 se pueden observar las condiciones de borde. 
 
Figura 2-12: Restricciones y fuerzas durante la postura. 
 
Se definen las interacciones de los elementos o superficies que están en contacto, 
asignando una condición de Tie para garantizar un unión permanente sin posibilidad de 
separación entre el fémur y el cartílago femoral, la pelvis y el cartílago acetabular y el hueso 
remanente y el tejido blando; siendo en este último caso una condición que se aleja de la 
realidad ya que no se representan las inserciones musculares, puesto que sobrepasarían 
el alcance del proyecto. Otra condición de contacto se da entre la cara interior del socket 
y el tejido blando, para esto se utilizó un coeficiente de fricción de 0.37 definido por Ramírez 
[7], y se establece una condición normal de no penetración, para evitar que nodos 
pertenecientes al tejido blando penetren el socket y viceversa.  
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En esta fase, partiendo de la posición adquirida durante la postura, se le adiciona al modelo 
un step de Estabilización, ver Figura 2-14, donde no se aplican estímulos o condiciones de 
borde para que el modelo estabilice los valores de esfuerzo y disminuya la amplitud de las 
curvas de energía interna. Ramírez [7], determinó que con una duración de cinco segundos 
los tejidos blandos que constituyen el muñón, se han reacomodado en el interior del socket  
y han alcanzado una posición de equilibrio. 
 Aplicación de fuerzas 
En la Figura 2-13 se observa la pierna amputada con la condición de bipedestación de 
doble contacto (pie – suelo); la fuerza ubicada en la zona plantar medial del pie genera un 
momento al encontrarse separada de la línea de acción de las fuerzas, sin embargo en el 
desarrollo de este proyecto no se considera el doble contacto y en consecuencia el 
momento. Por lo que el modelo se constituye por una fuerza reactiva en la misma línea de 
acción de unión socket-sistema protésico, como se observa en la Figura 2-13. 
 
En este paso, se le adicionó al modelo la condición de bipedestación estática. Se mantiene 
la restricción de desplazamiento en la cadera y el hueso remanente, y se aplica una fuerza 
igual a la mitad del peso del individuo sobre el socket, con lo cual se obtiene un nuevo 
estado de esfuerzos y deformaciones. Se determinó a partir de varias pruebas, que con un 
tiempo de 10 segundos la aplicación de la carga se completaba.  
  
Capítulo 2 27 
 
Figura 2-13: Simplificación de las fuerzas para la pierna amputada. 
  
 
Figura 2-14: Restricciones y fuerzas durante la estabilización y bipedestación. 
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En este step, se permite el contacto de los cartílagos al eliminar la restricción de 
desplazamiento sobre el hueso, adicionalmente se mantiene la restricción en la cadera y 
se adiciona una restricción en dos direcciones al socket, como se observa en la Figura 
2-15, para representar la restricción lateral debida a la bipedestación del paciente. Se 
elimina el estado de esfuerzos producido durante la postura manteniendo la aplicación de 
la carga de bipedestación. Se establece una condición de no penetración entre cartílagos 
y no se considera el efecto de la fricción para el contacto entre ellos ya que el coeficiente 
de fricción entre sus superficies es bajo [49]. Este step tiene cinco segundos de duración, 
los cuales permiten que la aplicación de la carga sea completa y que la energía interna del 
modelo se disminuya. 
 
Figura 2-15: Restricciones y fuerzas durante el contacto. 
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2.4.2 Modelo pierna sana 
 Aplicación de la carga 
Para la pierna sana, aplican las mismas consideraciones de doble contacto en el pie 
durante la bipedestación, y al igual que en la aplicación de cargas en la pierna amputada, 
se realiza una simplificación a una fuerza que actúa sobre la línea de acción y se transmite 
a los cóndilos femorales. 
 
Para simular la bipedestación estática en la pierna sana, el modelo se restringió en la 
cadera, sobre el pubis y la parte superior, con una CB de restricción de los tres grados de 
libertad de desplazamiento. Se aplicó sobre cada uno de los cóndilos femorales una fuerza 
igual a un cuarto del peso del individuo, los cuales representan la acción del suelo en la 
pierna, ver Figura 2-16. Adicionalmente, se definió el contacto entre superficies asignando 
la condición de contacto Tie entre el fémur y el cartílago femoral y la pelvis y el cartílago 
acetabular, para garantizar un contacto permanente. Al igual que en el modelo de contacto 
anterior, no se consideró la fricción entre cartílagos y se estableció una condición de no 
penetración entre ellos. Esta fase tiene una duración de 10 segundos, que es igual a la 
utilizada en el modelo amputado.  
 
 Estabilización 
Esta parte del modelo no aplica estímulos o condiciones de borde, durante cinco segundos, 
lo que permite la estabilización del modelo y la disminución de su energía interna. 
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Figura 2-16: Restricciones y fuerzas durante la bipedestación y estabilización. 
 
2.4.3 Aspectos propios del modelo 
Para ambos casos, los modelos se desarrollaron utilizando el módulo explícito del software 
ABAQUS V6.12. Debido a las geometrías tan complejas utilizadas, las mallas con las 
cuales se simularon los componentes fueron tetraédricas C3D4 de la librería de ABAQUS 
para todas las geometrías exceptuando los cartílagos, que fueron mallados con elementos 
hexaédricos del tipo C3D8.  
 
Los tiempos de procesamiento en cada step varían dependiendo de las condiciones 
aplicadas y los tiempos definidos en éste, en la Tabla 2-1se pueden ver los tiempos 
promedios para cada una de las fases de los modelos; además para tener una idea de la 
magnitud de éstos, en la Tabla 2-2, se muestran los valores promedios de nodos y 
elementos utilizados para cada una de las geometrías. 
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Tabla 2-1: Tiempos promedio de procesamiento por step. 
Modelo Step 
Tiempo promedio de procesamiento  
[h] 
Pierna sana 













Cadera  13493 61912 
Cartílago acetabular 13229 10007 
Cartílago femoral  21225 14589 
Hueso 22947 92134 
Pierna amputada 
Cadera 11240 51465 
Cartílago acetabular 12586 9347 
Cartílago femoral  22592 17012 
Hueso 23138 108332 
Muñón 21650 115164 





3.1 Estado de esfuerzos de los cartílagos 
En la Tabla 3-1 se presentan las características generales de los individuos a los cuales 
se les realizó el modelo numérico. 
 














P1 50 M 2 163 60 Derecha 
P2 43 M 10 175 70 Izquierda 
P3 55 M 8 171 70 Izquierda 
 
Con base en las características de cada uno de los pacientes involucrados en el estudio y 
la metodología propuesta en el numeral 2.4.1 y 2.4.2, se establecieron las condiciones de 
carga para cada uno de ellos. En la Tabla 3-2 se muestran las cargas de bipedestación, 
que son los estímulos aplicados en los modelos de la pierna sana y amputada en el eje Z. 
Como aclaración, la dirección Z corresponde a la dirección cráneo – caudal. 
 











P1 300 150 150 
P2 350 175 175 
P3 350 175 175 
 
A partir de los modelos numéricos desarrollados para cada uno de los tres individuos, se 
puede mostrar las respuestas asociadas al estado de esfuerzos y deformaciones de cada 
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uno de los elementos que componen el modelo (muñón, socket, hueso, cadera y 
cartílagos). Sin embargo, ya que el enfoque de este estudio se centra en la articulación de 
la cadera, los resultados que se presentan son únicamente aquellos relacionados con los 
cartílagos.  
 
Inicialmente, de una manera general se presentan los esfuerzos normales y las áreas de 
contacto que se generan en las superficies de interacción de los cartílagos para cada uno 
de los pacientes, de tal forma que sea posible comparar sus órdenes de magnitud con lo 
que se reporta en la literatura. 
 
En la  Figura 3-1 se presenta los resultados de esfuerzos para los modelos de la pierna 
amputada y sana. Las imágenes mostradas pertenecen a la fase de contacto o 
estabilización, según sea el modelo; donde las fuerzas aplicadas son equivalentes en 
ambos casos. Cada imagen va acompañada por su respectiva dirección anatómica, 
representada por las letras A, P, M y L; que representan anterior, posterior, medial y lateral 
respectivamente. En los cartílagos femorales de ambos modelos se muestra el esfuerzo 
máximo.  
 
Adicionalmente, en la Tabla 3-3 se presenta un resumen del esfuerzo normal de contacto 
(CPRESS) y áreas de contacto para los cartílagos. Los esfuerzos reportados son iguales 
a los mostrados en la Figura 3-1 y corresponden a los valores encontrados al finalizar los 
step de contacto o estabilización. Las áreas de contacto se refieren a la suma de las caras 
en las cuales existe una fuerza de contacto, y los valores máximos y mínimos presentados 




 Figura 3-1: Resultado de esfuerzos en los cartílagos en el último step. 
A: anterior, P: posterior, M: medial, L: lateral. Las unidades de los esfuerzos son Pa. 
 
Modelo pierna amputada Modelo pierna sana 
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Tabla 3-3: Resumen del estado de esfuerzos y área de contacto para todos los 
pacientes. 
 
CPRESS [Pa] Área de contacto [mm2] 
C. acetabular C. femoral C. acetabular C. femoral 
Amp. Sano Amp. Sano Amp. Sano Amp. Sano 
P1 
Máx. 7.8E+6 3.2E+6 8.1E+6 3.6E+6 374 309 343 280 
Mín. 0 0 0 0 30 70 0 52 
P2 
Máx. 2.4E+7 1.1E+7 2.5E+7 9.3E+6 551 303 515 331 
Mín. 0 0 0 0 0 111 0 145 
P3 
Máx. 2.0E+7 1.4E+7 2.3E+7 1.4E+7 464 273 432 261 
Mín. 0 0 0 0 0 81 0 66 
CPRESS: Esfuerzo normal de contacto. 
Con la intención de comparar los resultados obtenidos, se presentan en la Tabla 3-4 
valores reportados en la literatura para casos cercanos al propuesto en este estudio. En 
ésta se discriminan: las características de la articulación, el caso específico de estudio y 
los resultados de esfuerzos y áreas de contacto, con sus respectivas ubicaciones.  
 
En la Tabla 3-5 se presentan de una manera sintetizada, las medias y desviaciones 
estándar de los esfuerzos de contacto y de las áreas de contacto en los cartílagos. 
Adicionalmente, se presentan los coeficientes de variación para los esfuerzos y áreas; los 
cuales permiten comparar las dispersiones de dos distribuciones distintas al relacionar la 
desviación de la muestra con su media.  
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Ubicación % Ubicación 
[37] Cadera sana 
Caminar 10.78* 


























sanas y con 


































sanas y con 
displasia 
acetabular 














NR: No reportado, (*) Valores máximos reportados, (†) Área en mm2, (ᵒ) Valor promedio. 
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Tabla 3-5: Medias y desviación estándar de los esfuerzos de contacto máximos y del 
área de contacto en los cartílagos. 


















0.49 0.49 0.59 0.58 
















0.19 0.20 0.07 0.12 
% 20.9% 10.0% 13.6% 6.8% 
 
Se obtuvieron coeficientes de variación muy elevados para todos los casos de esfuerzos, 
lo que indica mucha variabilidad en los resultados. Para el área total de contacto, se 
encontraron coeficientes de variación menores; los cartílagos del modelo sano presentan 
las estimaciones más precisas de los valores, por el contrario el modelo amputado se 
registran precisiones irregulares que deben utilizarse con precaución.  
 
Para conocer la ubicación de los esfuerzos, los cartílagos se dividieron por regiones 
anatómicas. Utilizando la notación de Henak et al. [53] y [54], el cartílago acetabular se 
dividió en seis regiones: antero-lateral (AL), antero-medial (AM), supero-lateral (SL), 
supero-medial (SM), postero-lateral (PL) y postero-medial (PM), mientras que el cartílago 
femoral se dividió en cuatro regiones: antero-lateral (AL), postero-lateral (PL), antero-
medial (AM) postero-medial (PM), como se observa en la Figura 3-2. 
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Figura 3-2: Regiones anátomicas para el cartílago acetabular y femoral. 
  
 
En la Tabla 3-6 se puede observar la ubicación de los esfuerzos en el cartílago al finalizar 
el step de contacto/estabilización. La zona elegida se determinó a partir del esfuerzo 
máximo, eligiendo la región donde éste se encontrara. En general, las zonas más 
comúnmente afectadas en los modelos sanos fueron AL para el acetabular y, AL y PL para 
el femoral; los modelos amputados por su parte muestran mayor variabilidad, SM y PM 
para el acetabular y PL para el femoral. En el Anexo 1, se pueden encontrar los promedios 
de los esfuerzos máximos y las zonas de ubicación de éste, para cada cartílago en la 
duración total del step. 
 
Tabla 3-6: Ubicación regional de esfuerzos de contacto en los cartílagos. 
Ubicación por regiones 
 
Acetabular Femoral 




P1 • • • •  • • • • • 
P2 • •  • • •  • • • 
P3   • • • •  •   
Sano 
P1 •  •    • •   
P2 •  •    • • •  
P3 • •  •  • • • • • 
 
Para cada paciente se determinó en el tiempo de duración del step, el valor máximo de 
esfuerzo y la zona de ubicación de éste; con base en los resultados individuales para cada 
cartílago, se construyeron tablas que resumen la ubicación y el esfuerzo para los tres 
pacientes. Como ejemplo, la Tabla 3-7 muestra las zonas y valores promedios de 
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esfuerzos en el cartílago acetabular amputado. Las tablas para todos los cartílagos se 
encuentran en el Anexo 2. 
 
Tabla 3-7: Zonas y valores promedios para el cartílago acetabular amputado. 
Modelo amputado – Cartílago acetabular 
Tiempo AL AM SL SM PL PM 
0       
0.25      1.7E+07 
0.5   2.0E+07 1.9E+07  1.6E+07 
0.75 3.4E+07 3.4E+07 4.0E+06 2.9E+06   
1  4.3E+06 8.2E+06   2.5E+07 
1.25 2.1E+07      
1.5 1.0E+07    7.6E+06  
1.75 1.5E+07  1.0E+07 1.0E+07 2.0E+07  
2    1.2E+07 2.2E+07  
2.25    9.8E+06 1.3E+07  
2.5 1.5E+07  7.8E+06    
2.75 1.7E+07  1.4E+07    
3 4.8E+06  1.2E+06 1.7E+07   
3.25   1.5E+07  5.3E+05  
3.5 3.1E+07  8.3E+06    
3.75 1.7E+07  7.4E+06    
4 3.6E+06      
4.25 1.1E+07     9.0E+06 
4.5 2.6E+07   6.0E+06  5.8E+06 
4.75    1.9E+07 6.2E+06  
5    7.8E+06 2.0E+07 2.4E+07 
 
Si el valor de esfuerzo se ubicaba en el límite de dos regiones anatómicas, ambas zonas 
eran seleccionadas con el mismo valor de esfuerzo. 
 
La Figura 3-3 muestra las gráficas obtenidas a partir de las tablas resumen realizadas para 
cada cartílago. Éstas relacionan el promedio del esfuerzo máximo de contacto con la región 
del cartílago en la cual se encuentra ubicado, durante el periodo total del step 
contacto/estabilización. 
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En las gráficas de la Figura 3-3, el eje vertical representa el promedio de los esfuerzos de 
contacto y el horizontal el tiempo de duración de la fase, cada barra de color representa 
una zona específica del cartílago y la longitud de ésta, indica la magnitud del esfuerzo. 
Como ejemplo, en el tiempo de 3,5 segundos, se tiene una magnitud aproximada de 
3x107Pa para la zona AL y de 8x106 Pa para la zona SL, la suma de estos esfuerzos es el 
valor que se muestra en el eje vertical.  
 







































































Zonas de contacto C.acetabular amp
AL AM SL SM PL PM
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Zonas de contacto C.acetabular sano






































































Zonas de contacto C.femoral amp
AL AM PL PM
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En los cartílagos de los modelos amputados se puede ver gran variabilidad de zonas de 
contacto en relación con los modelos sanos, como ejemplo, en el tiempo de 0.75 segundos 
para los cartílagos acetabulares; el amputado presenta cuatro zonas de contacto contra 
dos zonas del sano, adicionalmente las dos zonas con mayor esfuerzo en el modelo 
amputado (AL y AM) no tienen ninguna influencia en el modelo sano. El comportamiento 
descrito anteriormente es similar durante todo el step. 
 
Para todos los casos AL es la zona común de contacto. Las zonas principales de contacto 
en los modelos sanos son AL, SL, SM para acetabulares y, AL y PL para femorales. 
Mientras que no se aprecian zonas comunes para los modelos amputados. 
 
En la Figura 3-4 se observan las gráficas del área total de contacto de los cartílagos durante 
la fase de contacto/estabilización. Se puede observar en las gráficas que los valores para 
cada par de cartílagos son similares, siendo P3 el que muestra una menor variación.  
 
En el modelo de la pierna amputada, los valores de área de contacto del cartílago 
acetabular son mayores en comparación con su par femoral para todos los pacientes; por 
el contrario en la pierna sana existen diferencias, como la que se observa en el paciente 




























Zonas de contacto C.femoral sano
AL AM PL PM
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Para todos los modelos sanos el área total de contacto siempre se encuentra con valores 
inferiores a los del modelo amputado, adicionalmente la curva muestra que los cartílagos 
se mantiene siempre en contacto iterando entre valores cercanos; por el contrario los 
modelos amputados tienen espacios donde no se genera contacto entre las superficies y 
comportamientos de crecimiento y disminución muy pronunciados en la curva.  
 
Teniendo en cuenta que tal como lo describe ABAQUS ANALISYS USER [97], los 
resultados de área total en contacto reportados por Abaqus son generalmente mayores a 
los que realmente se está presentando, puesto que la precisión es función de la densidad 
de la malla y ésta por su parte depende de la cantidad de nodos existentes. Tal como se 
mostró anteriormente en la Tabla 2-2, los cartílagos femorales para ambos modelos 
presenta una densidad de malla mayor que los acetabulares, por lo que los resultados de 
los cartílagos femorales son los más precisos. 
 
































Área acet. amp Área acet. sana Área fem. amp Área fem. sano





Los modelos desarrollados para la pierna sana y amputada utilizan diferentes tiempos y 
restricciones para simular la bipedestación estática, aun así éstos se pueden considerar 
equivalentes al mantener las mismas fuerzas externas aplicadas. En la Figura 3-5, se 
muestra para cada paciente, el comportamiento del esfuerzo máximo de contacto en los 
cartílagos de la pierna amputada y sana durante los steps equivalentes, bipedestación-
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% del step 
P1
M. amputado - acetabular M. sano - acetabular


























% del step 
P2
M. amputado - acetabular M. sano - acetabular
M. amputado - femoral M. sano - femoral
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Se observan variaciones constantes en los esfuerzos para ambos modelos, aun así, es 
fácil observar que los valores pertenecientes al modelo sano se mantienen por debajo de 
los valores del amputado, exceptuando entre el 30% y 60% del step para el P1. 
 
Los valores de esfuerzos para los pares de cartílagos en la pierna amputada y sana 
presentan comportamientos similares con pocas variaciones. En el P1 se observa que los 
valores para los cartílagos acetabulares se encuentran por encima de los femorales, 
adicionalmente, entre el 60% y 80% del step, el valor para el cartílago femoral amputado 
es mucho menor que su par acetabular. El P2 también presenta valores mayores para los 
cartílagos acetabulares, excepto entre el 55% y 65% del tiempo, donde el cartílago femoral 
amputado supera el valor del esfuerzo acetabular por 4x106 Pa. El P3 es el que presenta 
menor variabilidad en los resultados, mostrando curvas casi idénticas para ambos pares 
de cartílagos en todo el tiempo del modelo. 
 
Los esfuerzos para el modelo sano comienzan a presentarse alrededor del 20% de la 
duración del step, luego, en un tiempo aproximado de 15% a 20%, alcanzan un esfuerzo 
máximo y finalmente descienden hasta la mitad del valor pico alcanzado; para todos los 
casos los esfuerzos entran en una fase de iteración de un valor aproximado a 5x106 Pa. 
En los modelos amputados se observa una mayor variación de los esfuerzos máximos, sin 






























M. amputado - acetabular M. sano - acetabular
M. amputado - femoral M. sano - femoral
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entre el 0% y el 5% del inicio del step, rápido aumento de los esfuerzos y dos o más zonas 
sin esfuerzos. Adicionalmente, se nota que existen iteraciones entre los esfuerzos sin un 
rango de variación fijo y no se percibe que el modelo tenga una fase de estabilización.  
 
Considerando las similitudes entre los pares de cartílagos y maximizando los valores, se 






Durante el desarrollo de este trabajo se han realizado diferentes simplificaciones en la 
geometría, propiedades y condiciones de borde para optimizar los tiempos de 
procesamiento computacional y el funcionamiento del modelo. Idealmente, las 
simplificaciones implementadas no deben afectar de forma extrema los modelos, aun así, 
los resultados encontrados pueden reflejar sus influencias. 
 
La creación de la geometría de los cartílagos fue otra dificultad; ya que se tenían 
tomografías y la visualización de ellos se logra con resonancias magnéticas. Para 
solucionar este inconveniente, se crearon geometrías representativas con espesores 
constantes para cada cartílago, siguiendo los estándares ya presentados por otros autores, 
sin embargo, esto es una simplificación del elemento ya que el espesor de la geometría es 
variable según la zona anotómica donde se encuentre. 
 
Otro factor que se debe considerar, son las condiciones de contorno aplicadas en los 
modelos, especialmente en el lado amputado. Modelos numéricos preliminares permitieron 
observar que la energía interna almacenada en el tejido blando residual, desarticulaba la 
cadera durante la fase de bipedestación; por lo que se debió restringir el hueso remanente 
durante este step y liberarlo en el siguiente con un periodo menor de tiempo. Esto permitió 
que las fuerzas y momentos resultaran equivalentes para ambos modelos y se evitara la 
desarticulación de la cadera en la pierna amputada. 
 
Durante toda la investigación, se han usado las palabras “pierna sana” para referirse a la 
pierna opuesta a la amputada, sin embargo, los efectos de la amputación como: el 
desarrollo de la marcha patológica, los cambios de carga y su distribución, entre otros 
muchos factores, afectan no solo la pierna amputada sino también la contralateral, por lo 
que la pierna sin amputación no puede ser considerada de manera definitiva como sana.  
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En general, los estudios reportados en la Tabla 3-4 no presentan información relacionada 
con la amputación transfemoral; pero observando los valores de esfuerzos allí 
consignados, se puede resaltar que los órdenes de magnitud encontrados en este estudio 
son consistentes con los reportados y que adicionalmente se encuentran similitudes para 
caderas sanas en los valores de esfuerzo, específicamente aquellos reportados por 
Anderson et al. [37] en las tres acciones (caminar, subir escalas, bajar escalas), Harris et 
al. [49] (subir y bajar escalas) y Henak et al. [96]. 
 
Los valores hallados por estos tres autores en los cartílagos acetabulares de las 
articulaciones sanas, varían entre 6x106 Pa y 14x107 Pa aproximadamente. No solo estos 
valores sino también todos los resultados de esfuerzos presentados en la Tabla 3-4, 
poseen una gran variabilidad en la respuesta, lo cual puede estar asociado a la inclusión 
de nuevas geometrías en los diferentes modelos. Comparativamente, para los valores 
máximos los pacientes P2 y P3 se encuentran en el rango con valores aproximados de 1,1 
x107 Pa y 1,4 x107 Pa, lo que no sucede con el P1, cuyos valores se encuentran por debajo. 
Sin embargo, la media del esfuerzo máximo que se presenta en la Tabla 3-5, muestra que 
todos los pacientes se encuentran en el rango especificado en la literatura; y que es a 
causa de la iteración de las curvas, que el valor máximo de esfuerzo en el P1 no se 
encuentra en el rango. 
 
En la Tabla 3-4, se presentan dos modelos donde existe la comparación entre la cadera 
sana y la cadera con anomalías anatómicas, los valores presentados por Henak et al.[96] 
no se consideran ya que no se reporta claramente a que modelo corresponde el valor. Los 
resultados presentados por Henak et al. [53] y [54], son estudios en los cuales el rodete 
acetabular es de gran importancia y puede afectar los esfuerzos obtenidos. 
Adicionalmente, no es fácil determinar si la cadera sana o la que presenta anomalías, 
genera esfuerzos mayores, ya que éste varía no solo entre las regiones anatómicas, sino 
también entre las acciones simuladas. Considerando solo un valor máximo de esfuerzo, la 
cadera con displasia tiene esfuerzos mayores que la sana durante el descenso de escalas, 
mientras que para el acetábulo en retroversión, es la cadera sana quien tiene un valor 
mayor durante las primeras fases de la marcha.  
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Los valores máximos reportado por Henak et al. [53] y [54] para las caderas con anomalías 
son 3,0 x107 Pa para displasia acetabular y 2,5 x107 para el acetábulo en retroversión, 
respectivamente, los cuales son muy similares con los obtenidos para el P2 y P3 (2,4 x107 
Pa y 2,0 x107 Pa). Igual que en el caso del área de contacto, los esfuerzos de contacto 
máximos encontrados para el P1, son menores que en el P2 y el P3. Para el área total de 
contacto, no existen relaciones aparentes entre las referencias y los resultados obtenidos, 
excepto en el área de contacto del acetábulo amputado del P1 con el valor promedio 
predicho para una cadera sana.  
 
Para el modelo amputado y sano, los esfuerzos alcanzados no superan los máximos 
reportados en la literatura, sin embargo es importante notar que en el caso del modelo 
amputado el P2 y P3, los valores encontrados durante la bipedestación son 
aproximadamente iguales a la acción de descender escalas y pararse de una silla, lo cual 
indica que en los pacientes amputados se pueden estar generando esfuerzos altos en 
acciones simples como la bipedestación. 
 
En la Tabla 3-5, la desviación estándar para los esfuerzos es grande en todos los casos, 
como lo demuestran los coeficientes de variación mayores de 0.15, y puede ser explicada 
por el hecho de que el modelo de cada individuo es único, ya que posee características no 
replicables sistemáticamente como por ejemplo: geometría de la cadera y el fémur, longitud 
del muñón, longitud del hueso remanente, distancia recorrida por el socket para 
posicionarse y fuerzas relativas a la fase de bipedestación. Para el área de contacto, la 
desviación estándar fue menor en comparación con los esfuerzos, de igual manera que en 
el caso anterior, los coeficientes de variación del modelo amputado pueden ser explicados 
por las mismas diferencias intrínsecas existentes entre los modelos; sin embargo, para el 
cartílago femoral sano durante la bipedestación y para el modelo sano completo durante 
la fase de estabilización, la desviación estándar es muy pequeña, lo que permite considerar 
que aun cuando existen grandes desviaciones estándar, el efecto del contacto sobre el 
cartílago tiende a mantenerse igual. 
 
El efecto mencionado anteriormente, es más visible en la Tabla 3-6 y la Figura 3-3, donde 
se puede observar respectivamente, la ubicación de los esfuerzos al final del modelo y las 
zonas de ubicación de estos durante el desarrollo del step. En los modelos sanos se tienen 
zonas más estables durante todo el desarrollo del modelo, lo que permitiría decir que el 
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comportamiento en los cartílagos tiende a mantenerse independiente de la carga. Por el 
contrario las zonas de los modelos amputados se muestran desordenadas y sin ningún 
patrón típico, con zonas de contacto diferentes en comparación con su respectivo par sano.  
 
En la Figura 3-5 se observa que para todos los modelos sanos, el aumento de los esfuerzos 
se presenta lentamente hasta alcanzar un esfuerzo máximo y finalmente descienden y los 
valores comienzan a estabilizarse. Por el contrario, los modelos amputados presentan 
mayor variación de los esfuerzos máximos, un aumento casi inmediato de éstos valores al 
inicio del step e iteraciones sin rangos fijos durante el tiempo de modelamiento. Este 
comportamiento en los modelos amputados, está relacionado principalmente por las 
condiciones de borde aplicadas y la duración de la modelación. La restricción de 
movimiento aplicada en el fémur durante la bipedestación, genera una acumulación de 
energía en el conjunto hueso-muñón-socket, que al ser eliminada se libera generando una 
aplicación muy rápida de la carga y en consecuencia esfuerzos muy altos; además de esto, 
el tiempo de duración del contacto no es suficiente para que el modelo se estabilice, por lo 




El desarrollo del modelo numérico mediante el método de los elementos finitos se obtuvo 
a partir de imágenes tomográficas y diversos programas de reconstrucción - edición digital, 
las geometrías de los huesos (cadera y fémur), usados en el modelo y la geometría 
representativa de los cartílagos de la articulación coxofemoral. Ésta última se reconstruyó 
a partir de las respectivas superficies articulares y usando un método que permite la 
creación de mallas hexaédricas con espesor constante para los cartílagos. Se aplicaron 
las condiciones de borde y las propiedades mecánicas necesarias, que permitieron 
modelar equivalentemente la bipedestación estática en las piernas sana y contralateral de 
un amputado transfemoral unilateral; para determinar la distribución de esfuerzos en los 
cartílagos de la articulación, adicionalmente el estudio se replicó para tres individuos que 
componían la muestra de esta investigación. 
 
Para cada uno de los modelos generados, se encontraron valores de esfuerzo de contacto 
y zonas de contacto, que permiten caracterizar el estado de esfuerzo de cada uno de los 
cartílagos en determinado momento. 
 
Para la modelación de la bipedestación, se obtuvieron valores altos de esfuerzos en los 
modelos amputados, en comparación con las referencias; además se observa durante el 
contacto, distribuciones de esfuerzos mayores para el amputado en comparación con el 
sano. Una exoprótesis es la principal diferencia en la aplicación de la carga entre los 
modelos amputados y sanos, esta circunstancia además de los factores nombrados 
anteriormente, permiten concluir que el uso de una exoprótesis incrementa los esfuerzos 
en la articulación de un amputado transfemoral unilateral.  
 
 
6. Trabajo futuro 
Después de observar los diferentes aspectos involucrados en el desarrollo de este 
proyecto, es fácil identificar nuevos frentes de trabajo que podrían mejorar el modelo 
actual, algunos de ellos son: 
 
 Obtener las geometrías reales de los cartílagos a partir de resonancia magnética, de 
tal forma que se puedan comparar aspectos como: espesor, área y forma para cada 
una de las regiones del cartílago.  
 
 Mejorar las condiciones de frontera para el modelo actual de la pierna amputada, para 
evitar la acumulación de energía y posterior liberación de ésta, causada por la 
restricción en el hueso remanente.  
 
 Robustecer los modelos agregando los músculos y ligamentos que actúan entre el 
fémur y la pelvis; empleando fuerzas equivalentes y puntos de inserción reales según 
la actividad modelada. 
 
 Aplicar propiedades para el cartílago basadas en modelos más actuales, que permitan 
una respuesta real del elemento para cada una de las etapas modeladas. 
 
Finalmente, es conveniente aumentar el tamaño de la muestra, es decir la cantidad de 




A. Anexo: 1 
Zonas de contacto para los cartílagos acetabulares amputados durante la fase de contacto. 
 
 Amputado 
 P1 P2 P3 
Tiempo AL AM SL SM PL PM AL AM SL SM PL PM AL AM SL SM PL PM 
0                   
0,25                 • • 
0,5 •  • •   •  • •       • • 
0,75 •  • •     • • • • • • • •  • 
1   •        • • • •  •   
1,25       • •           
1,5 •      • • •        •  
1,75 •  • •     • •     •  •  
2 •  • •   •  • • • •   •  •  
2,25 •  • •           •  •  
2,5 •  • •   •  •    •  •  •  
2,75 •      •  • •   •  •    
3   •      • • • • •  •    
3,25   • •       •        
3,5 •  • •   •  •          
3,75 • •  •   • • •      •    
4 •      • •    • •      
4,25   •   •     • • •  •    
4,5   •   • •  • • • • • • • •   
4,75 •  • •   • • • •  • •  •  •  
5 • • • •  • • •  • • •   • • • • 
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Zonas de contacto para los cartílagos acetabulares sanos durante la fase de estabilización. 
 Sano 
 P1 P2 P3 
Tiempo AL AM SL SM PL PM AL AM SL SM PL PM AL AM SL SM PL PM 
0 •  •    • • •    • •  •   
0,25 •  •    •  •    • •  •   
0,5 •  •    •  •    • •  •   
0,75 •  •    •  •    • •  •   
1 •  •    •  •    • •  •   
1,25 •  •    •  •    • •  •   
1,5 •  •    • • •    • •  •   
1,75 •  •    • • •    • •  •   
2 •  •    • • • •   •   •   
2,25 •  •    • • • •   •  • •   
2,5 •  •    • • • •   • • • •   
2,75 • • • •   • • • •   • • • •   
3 • • • •   • • • •   • •  •   
3,25 • •  •   • • • •   • •  •   
3,5 • •  •   • • • •   • •  •   
3,75 • •  •   • • •    • •  •   
4 • • • •   • • •    • •  •   
4,25 • • • •   • • •    • •  •  • 
4,5 • • • •   •  •    • •  •  • 
4,75 •  •    •  •    • •  •  • 
5 •  •    •  •    • •  •  • 
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Zonas de contacto para los cartílagos femorales amputados durante la fase de contacto. 
 Amputado 
 P1 P2 P3 
Tiempo AL PL AM PM AL PL AM PM AL PL AM PM 
0             
0,25            • 
0,5 • •   • •    •  • 
0,75 • •    •  • • •   
1  •      • • •   
1,25     •  •      
1,5 •    •  •   •   
1,75 • •   • •    •   
2 • •    •  •  •   
2,25 • •        •   
2,5 • •   •    • •   
2,75 •    • •   •    
3  •    •  • •    
3,25  •    •       
3,5 • • •  •  •      
3,75 • • •  •  •   •   
4 •  •    •  •    
4,25  •  •    • •    
4,5  •  • • • • • •    
4,75 • •   • • • •  •   
5 • • • •  • • •  •   
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Zonas de contacto para los cartílagos femorales sanos durante la fase de estabilización. 
 Sano 
 P1 P2 P3 
Tiempo AL PL AM PM AL PL AM PM AL PL AM PM 
0 • •   • • •  • • •  
0,25 • •   • •   • • •  
0,5 • •   • •   • • •  
0,75 • •   • •   • • •  
1 • •   • •   • • •  
1,25 • •   • •   • • •  
1,5 • •   • • •  • • •  
1,75 • •   • • •  • • •  
2 • •   • • • • • • •  
2,25 • •   • • • • • • •  
2,5 • •   • • • • • • •  
2,75 • •   • • • • • • •  
3 • • •  • • • • • • •  
3,25 • • •  • • • • • • •  
3,5 • • •  • • •  • • •  
3,75 • • •  • • •  • • •  
4 • • •  • • •  • • •  
4,25 • • •  • • •  • • • • 
4,5 • •   • •   • • • • 
4,75 • •   • •   • • • • 
5 • •   • • •  • • • • 
 
 
B. Anexo: 2 
Zonas y valores promedios para el cartílago acetabular amputado. 
Modelo amputado – Cartílago acetabular 
Tiempo AL AM SL SM PL PM 
0       
0.25      1.7E+07 
0.5   2.0E+07 1.9E+07  1.6E+07 
0.75 3.4E+07 3.4E+07 4.0E+06 2.9E+06   
1  4.3E+06 8.2E+06   2.5E+07 
1.25 2.1E+07      
1.5 1.0E+07    7.6E+06  
1.75 1.5E+07  1.0E+07 1.0E+07 2.0E+07  
2    1.2E+07 2.2E+07  
2.25    9.8E+06 1.3E+07  
2.5 1.5E+07  7.8E+06    
2.75 1.7E+07  1.4E+07    
3 4.8E+06  1.2E+06 1.7E+07   
3.25   1.5E+07  5.3E+05  
3.5 3.1E+07  8.3E+06    
3.75 1.7E+07  7.4E+06    
4 3.6E+06      
4.25 1.1E+07     9.0E+06 
4.5 2.6E+07   6.0E+06  5.8E+06 
4.75    1.9E+07 6.2E+06  
5    7.8E+06 2.0E+07 2.4E+07 
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Zonas y valores promedios para el cartílago acetabular sano. 
Modelo sano – Cartílago acetabular 
Tiempo AL AM SL SM PL PM 
0 9.1E+06  1.1E+07 6.6E+06   
0.25 9.5E+06  1.3E+07 1.2E+07   
0.5 1.1E+07  1.1E+07 1.2E+07   
0.75   8.7E+06 6.0E+06   
1 7.1E+06  7.5E+06    
1.25 9.9E+06  1.1E+07    
1.5   1.3E+07 1.2E+07   
1.75   1.2E+07 7.9E+06   
2   8.2E+06 5.8E+06   
2.25   8.1E+06 9.0E+06   
2.5   1.1E+07 1.4E+07   
2.75 1.2E+07  1.2E+07    
3 8.3E+06 1.0E+07 1.1E+07    
3.25 6.4E+06  1.0E+07    
3.5 8.6E+06  1.4E+07 8.0E+06   
3.75   1.2E+07 1.2E+07   
4 1.4E+07   9.9E+06   
4.25 8.4E+06  1.3E+07    
4.5 7.0E+06  1.4E+07    
4.75 8.9E+06  9.6E+06    
5   7.1E+06 1.4E+07   
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Zonas y valores promedios para el cartílago femoral amputado. 
Modelo amputado – Cartílago femoral 
Tiempo AL AM PL PM 
0     
0.25    1.6E+07 
0.5   1.9E+07 1.6E+07 
0.75 3.2E+07  3.7E+06  
1 5.0E+06  8.2E+06 2.4E+07 
1.25  2.1E+07 0.0E+00  
1.5 4.0E+06 1.5E+07 7.3E+06  
1.75 1.5E+07  1.6E+07  
2   1.5E+07  
2.25   1.1E+07  
2.5 9.0E+06  1.9E+07  
2.75 1.5E+07    
3 2.7E+06  1.8E+06 2.2E+07 
3.25   8.3E+06  
3.5 7.2E+06  1.5E+07  
3.75 1.1E+07 2.1E+07 2.6E+06  
4 1.0E+06 5.7E+06   
4.25 1.2E+07  3.6E+06 1.0E+07 
4.5 2.7E+07 2.5E+06 4.7E+06  
4.75   1.5E+07  
5   1.6E+07 2.5E+07 
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Zonas y valores promedios para el cartílago femoral sano. 
Modelo sano – Cartílago femoral 
Tiempo AL AM PL PM 
0 9.3E+06  6.8E+06  
0.25 9.9E+06  1.3E+07  
0.5 9.9E+06  1.1E+07  
0.75 6.9E+06  7.8E+06  
1 7.0E+06  5.7E+06  
1.25 9.7E+06    
1.5 1.3E+07  1.1E+07  
1.75 1.1E+07  9.8E+06  
2 7.8E+06  7.5E+06  
2.25 8.6E+06  9.1E+06  
2.5 1.2E+07  1.3E+07  
2.75 1.4E+07  9.8E+06  
3 9.1E+06 9.8E+06   
3.25 4.8E+06 7.8E+06 9.1E+06  
3.5  7.8E+06 1.0E+07  
3.75   1.1E+07  
4 1.2E+07  9.2E+06  
4.25 9.4E+06    
4.5 1.7E+07 7.3E+06 9.0E+06  
4.75 8.5E+06  9.8E+06  
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